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用語・略語一覧 
BNCT Boron Neutron Capture Therapyの略で，ホウ素中性
子捕捉療法の意． 
Monte Carlo線量計算 乱数を用いた多数回の施行結果から，さまざまな
物理量を計算する手法．  
核データ Monte Carlo 計算で放射線に関する物理量を算出
するには，物理的な理論計算で求める方法と，実
験値を再現する方法がある．後者を実現するため
に必要なデータセットで，評価機関ごとに異なる． 
Tsukuba-Plan 筑波大学が推進する加速器を用いた BNCTを実現
するためのプロジェクトにおいて開発中の治療計
画システム． 
並列計算機 多数の CPUコアを搭載したワークステーション．
Monte Carlo 線量計算を多数のコアで実施するた
め，計算時間の短縮が可能． 
JCDS JAERI computational dosimetry systemの略．これま
で JRR-4における BNCTに用いられてきた治療計
画システム． 
PHITS Particle and heavy ion transport code systemの略．あ
らゆる放射線に対するシミュレーションが可能な
Monte Carloコード． 
flux 単位時間（s-1）に，単位面積中を通過する粒子数． 
CBE Compound biological effectivenessの略．BNCTにお
いて，ホウ素薬剤が存在することによって得られ
る臓器（または組織）ごとの生物学的な効果の違
いを示す指標． 
RTPS Radiation treatment planning system（治療計画シス
テム）の略．放射線治療において，病巣および正
常組織へ投与される線量をあらかじめ確認する装
置． 
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論文の概要  
【背景と目的】 
ホウ素中性子捕捉療法（Boron Neutron Capture Therapy：以後 BNCT）は，
がん細胞を選択的に攻撃する次世代型のがん放射線治療法として注目されて
いる．これまで BNCTは，原子炉で生じる中性子を用いた治療がなされてい
たが，より汎用性の高い加速器を中性子源とした BNCTへの移行が望まれて
いた． 
筑波大学をはじめとするチームは，直線型陽子加速器を用いた BNCTを実
現するプロジェクトを遂行しており，その一環として安全な BNCT治療を行
うために，治療計画システム（開発コード：Tsukuba-Plan）を開発している． 
  BNCTにおける線量計算では，中性子の複雑な振る舞いを考慮するため，
従来からMonte Carlo法による線量計算エンジンが利用されていた．Monte 
Carlo計算は，導出する線量の精度が高い反面，線量計算に長時間を要すると
いう欠点があった．そのため，これまでの BNCTにおける治療計画では，照
射対象となる標的部位に絞られた線量計算が実施されていた． 
  一方，放射線治療に伴う被ばく線量に対する関心は，昨今の社会情勢と相
まって注目を増しつつある．放射線治療の領域においても，体内植え込み型
ペースメーカーに対する悪影響の懸念や，治療後に生じる二次発がんのリス
クなどについて報告がなされている．しかし，BNCTにおいては，前述のよ
うに広範囲にわたる線量計算は，計算時間と治療計画システムの性能上これ
まで困難であった． 
本研究の目的は，現在開発中である Tsukuba-Planの線量計算の精度を，こ
れまで使用されていた線量評価システムと比較することで担保しつつ，大量
の CTデータを読み込める機能や，多臓器に対してホウ素薬剤の濃度および
生物学的荷重係数が設定できるなどの Tsukuba-Planが持つ機能と，並列計算
機を用いて，医療画像をベースとした正確な人体モデルにおいて，BNCT治
療時の照射野外臓器における被ばく線量評価の可能性を検証することであ
る． 
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【方 法】 
BNCTの線量評価は，線量計算エンジンと治療計画システムの特性によっ
て決定される．はじめに，線量計算エンジンの特性を把握するため，ファン
トムを用いた評価によって，Monte Carlo計算の際に必要となる核データの違
い（ENDF/BⅦと JENDL），計算コードの違い（PHITSとMCTKB），計算モ
デル（ボクセルモデルと非ボクセルモデル）の違いについて検証した．対象
としたのは，従来 BNCT治療を実施していた原子炉 JRR-4の熱外中性子ビー
ムとした． 
次に，治療計画システム全体の比較として，Tsukuba-Planが出力する線量
の精度を担保するため，従来使用されていた治療計画システム JCDSとの比
較を行った．共通する CT画像に対して治療計画を立案し，臨床に則した条
件での照射を想定し，Dose Volume Histogram（DVH）で線量評価を実施し
た．その後，Tsukuba-Planと全身ファントムを用いて，JRR-4における脳腫
瘍および上顎洞癌への BNCT治療を想定し，甲状腺，肺，脊髄，肝臓といっ
た照射野外臓器における被ばく線量を，吸収線量および等価線量ベース，2
種類の線量形態によって評価した． 
 
【結 果】 
  線量計算エンジンの特性評価では，核データの違いによる中性子束および
光子束の違いは見られなかったが，線量を算出する際，窒素に由来する線量
にのみ，5.9%程度の差が見られ，JENDLで算出した場合に高値となった．一
方，他の線量コンポーネントを考慮した総線量では，その差は 1.5%程度であ
った．線量計算コードおよび計算モデルを変えた場合には，ファントム内の
中性子束および光子束の分布に明らかな違いは見られなかった．次に実施し
た治療計画システム全体としての比較では，Tsukuba-Planで出力した DVH
が，JCDSと一致することを確認した． 
BNCTの一般的な照射条件における，照射野外臓器の被ばく線量は，照射対
象となる腫瘍に近いほど高く，その寄与は γ 線が主であることが吸収線量ベ
ースの線量評価によって明らかになった．また，座位による照射では，照射口
からのビーム漏洩の影響で，体幹部における被ばく線量が高まる傾向がある
ことが確認された．さらに，照射野外臓器に対するホウ素薬剤の分布を仮定し
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た生物学的等価線量ベースでの評価では，脳腫瘍照射時の照射野外臓器にお
ける平均被ばく線量が 50～360 mGy-Eq，上顎洞癌照射時が同じく 120～1160 
mGy-Eq程度となると推定された．  
 
【考 察】 
BNCTにおいて，照射野外臓器の被ばく線量を詳細に評価するためには，
いくつかの課題があった．治療計画システムには大量の CT画像を読み込
み，詳細な計算モデルを構築する機能や，臓器ごとに BNCTに求められる生
物学的荷重係数が設定できることも必要であった．また，広範囲にわたる詳
細なMonte Carlo計算が高速に計算できることも重要な課題であった．さら
に，算出される計算値が実測値を再現できるシステムでなければならない． 
  本研究では，現在開発中の線量評価システムを線量計算エンジンと治療計
画システムに分けて評価し，従来のシステムと同等の結果を得られることを
示した．その後行った全身ファントムを用いた被ばく線量評価では，
Tsukuba-Planと並列計算機に搭載した線量計算エンジンを融合させることに
よって，照射野外臓器の被ばく線量評価が，物理的吸収線量および生物学的
等価線量ベースで可能であることを示した．さらに本手法で算出された結果
が，京大原子炉実験所サイクロトロン加速器から照射される熱中性子ビーム
での実測値と比較し，大きく矛盾がないことも示した． 
一方，現在臨床で用いられている生物学的等価線量を求めるための荷重係
数は，腫瘍に対しては細胞生存率，正常臓器に対しては急性期の障害などを
生物学的なエンドポイントとして求められた数値であり，そのままの値を被
ばく線量評価のために用いるのには不確定性がある． 
また，現在のところ，BNCT治療は脳腫瘍や頭頸部癌への適応が主であ
り，体幹部臓器に対する適応は少ないことから，照射野外臓器へのホウ素薬
剤の集積濃度も，等価線量導出時の不確定性要素となり得る．したがって，
今後これらの数値に対する知見が蓄積されることで，より正確な被ばく線量
評価が可能となり得ると考えられる． 
さらに，本研究で算出した被ばく線量は，シミュレーションによって求め
た値であり，実測によって裏付けされたものではない．これは，本研究で評
価の対象とした JRR-4が現在稼働していないことから，実測することが不可
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能であったのが理由である．今後，新たな BNCT施設における被ばく線量評
価を行う際には，Tsukuba-Planで計算された値を，物理的測定によって正確
に裏付けすることが重要な課題であると考えている． 
しかし，これまでの治療計画システムでは成し得なかった，照射野外臓器
を含めた線量評価システムが確立されたことは，今後 BNCTにおける被ばく
のリスク評価等を行うための基盤技術として重要である． 
 
【結 論】 
  現在開発中の治療計画システムと線量計算エンジンの組み合わせによっ
て，BNCT治療時に生じる照射野外臓器における被ばく線量を，医療画像を
ベースとした精密な計算モデルを使用し，患者固有の照射条件下で，かつ治
療計画立案時に同時に行うことが可能であることが示された． 
本システムは，今後，BNCT以外の放射線治療への適応を含め，幅広い活
用が期待できる． 
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第1章 BNCT の概念と研究の着眼点  
  ホウ素中性子捕捉療法（Boron Neutron Capture Therapy:以後 BNCT）に対す
る関心は近年高まりつつある．これは，現在本邦において加速器を用いて
BNCTを実施しようとするプロジェクトが，多数進行していることが物語って
いる．しかし，BNCT は現在放射線治療の主流である X 線治療や粒子線治療
と比べて実績数が少なく，放射線治療として確立されているとは言い難い．
BNCTが他の放射線治療と決定的に異なるのは，照射したビーム自体ががん細
胞を攻撃するのでは無いという点である．X 線治療の場合には X 線，陽子線
治療の場合には陽子線が細胞を攻撃するのに対し，BNCTで照射される中性子
ビームは単なる起爆剤（トリガー）に過ぎない．トリガーによって誘発された
核反応を利用する“細胞単位の粒子線治療”が BNCTのコンセプトである． 
  一方，トリガーとしての効果を有するのは，熱中性子と呼ばれる比較的エネ
ルギーの低い中性子であるが，照射される中性子ビームには熱中性子よりエ
ネルギーの高い中性子や γ線が含まれている．そのため，それらの成分が人体
へ与える影響について無視する訳にはいかない．  
  本章では，BNCTにおける基礎と線量の概念，および研究の着眼点について
示すとともに，現状で BNCT における被ばく線量評価を行う際の不確定要素
について述べる． 
  
第1節 BNCTの原理と最近の動向 
BNCTは，熱中性子とホウ素-10（以後 10B）との核反応をメインとした放射
線治療である．核反応のしやすさは，通常断面積（単位 b，1 b =10-28 m2）で表
現される．10Bの熱中性子に対する捕獲反応断面積は 3835 b【1】であり，人体
を構成する元素の反応断面積に比較して格段に高い．そのため，10Bと熱中性
子は容易に核反応を起こし，α粒子と 7Liといった 2種類の荷電粒子を放出す
る．発生した荷電粒子はエネルギーが低く，生体内で移動できる飛程が短いた
め（α粒子：9 μm，7Li：4 μm），きわめて限局された領域にエネルギーを付与
することになる． 
BNCTの基礎原理は，1936年に Locherによって提唱されており【2】，現在
では，がん細胞を選択的に攻撃できる放射線治療として注目を集めている．ま
た，10B以外の核種においても中性子捕捉療法を実現できる可能性がある．例
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えば，157Gdの熱中性子との反応断面積は 255000 b【3】であり，10Bのおよそ
66倍である．ただし，この際に発生する核反応は 157Gd（ｎ,γ）158Gdであり，
反応の結果光子が生じるため，BNCTに比べてより広範囲にまで放射線が到達
することになる．これらを含めて， Neutron Capture Therapy（NCT）と呼ぶ場
合がある．  
  BNCTによる治療は，1951~1961年にかけて米国の研究用原子炉を用いて実
施されたのが起源である【4】．我が国では 1968年に畠中らによって，日立炉
（日立製作所）を用いた医療照射が行われている．その後，1970 年代になる
と京大炉（京都大学）および武蔵工大炉（武蔵工業大学）での治療が実施でき
るようになった．1990年には，JRR-2（日本原子力研究所，現日本原子力研究
開発機構）で医療照射が開始され，その後 1999年からは JRR-4での照射に切
り替えられ，これまでに 107例の医療照射が実施されてきた．米国では当初，
望むような治療効果が得られなかったことから，BNCTに対して消極的となっ
たが，本邦の治療成果に刺激される形で，1994 年には臨床研究を再開してい
る．その後，EU 諸国でも次々と臨床治療研究が開始され，各国へ波及した． 
BNCT の中性子源として原子炉を利用する場合，定期的な安全点検が必要
で，停止期間が長く安定的に運用しづらいといった困難がある．そのため，加
速器を用いた BNCT が近年特に注目され，数々の加速器 BNCT プロジェクト
が進行している．京都大学原子炉実験所は加速器としてサイクロトロンを採
用した BNCTをすでに実現しており【5】，平成 24年から臨床治験をスタート
させている．他に国立がん研究センターや，総合南東北病院でも同様のプロジ
ェクトが進行している． 
筑波大学をはじめとしたチーム（高エネルギー加速器研究機構，日本原子力
開発研究機構，北海道大学，三菱重工業（株），茨城県，など）も，産学官連
携で加速器を用いた BNCTの開発整備事業（iBNCTプロジェクト）を推進中
である【6】．iBNCTプロジェクトでは，リニアックにより陽子を 8 MeVに加
速し，ベリリウムターゲットに衝突させることで中性子を発生させる．陽子の
エネルギーを８MeV にすることで，発生する中性子の最大エネルギーが抑制
され，治療装置の放射化が低減できる特徴がある【7】．BNCTにおいて治療装
置の放射化は避けられない課題のひとつであるが，それを低減できることは，
今後 BNCTを普及させ，安全に運用するためにも重要である．iBNCTプロジ
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ェクトでは，安全な BNCT を実働させるために必要な周辺機器として，治療
時の患者のセッティング装置，中性子のモニタリング装置，治療計画システム
の開発も並行して実施している． 
BNCTでは，照射される中性子の量によって人体に付与される線量が変化す
る．単位時間，単位面積当たりに中性子が通過する数は，中性子束（Flux）と
いう物理量で示され，単位は（cm-2・s-1）である．一方，線量とは，標的であ
るがん病変および正常組織へのダメージを示す指標であり，Flux から変換す
る．BNCTを実施する前には，正常組織へのダメージが最小限に抑えられ，的
確な方向から適切な照射時間で治療が実施できるよう，線量ベースで事前評
価を行う．この事前評価を，放射線治療計画と呼び，実施装置を放射線治療計
画装置（Radiation Treatment Planning System：RTPS）という．現代の放射線治
療においては，放射線治療計画は必須となっており，iBNCT プロジェクトに
おいても汎用性の高い BNCT用 RTPSを開発し，その性能を検証している． 
 
第2節 BNCT における線量の考え方と役割  
放射線治療において，腫瘍の治療効果や正常臓器の安全性を見積もるため
の重要な指標として線量という考え方がある．BNCTは放射線治療の一形態で
あるが，線量の考え方が，放射線治療として先行している X 線や粒子線治療
と比べて大きく異なる．X線や粒子線治療の場合，ビームが照射されている部
位における線量は比較的均一となるが，BNCTにおいては均一にならない．こ
れは，中性子が生体および 10Bを含むホウ素薬剤間でさまざまな相互作用を生
じ，種々の線量コンポーネントが発生するためである．BNCTで考慮すべき線
量コンポーネントを Table 1にまとめた． 
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Table 1 BNCTで考慮すべき線量コンポーネント 
線量 
コンポーネント 
発生要因 表記 
ホウ素線量  腫瘍に対してメインとなる線量 
 10B（n,α）7Liからの α粒子および 7Li 
DB 
水素線量  1H（n,n’）1Hからの recoiled proton 
 1H（n,γ）2Hからの 2H 
 主に高速中性子との反応 
DH  
窒素線量  14N（n,p）14Cからの protonおよび 14C 
 おもに熱~熱外中性子との反応 
DN 
γ線量  上流からの漏洩 
 生体組織との 1H（n,γ）2H反応から発生 
Dγ 
 
ホウ素線量は，ホウ素薬剤の種類と濃度によって大きく変化する線量であ
り，それ以外の線量は，ホウ素に依存せず付与される線量である．そのため，
ホウ素薬剤が存在していない場合，照射領域の線量は比較的均一となるもの
の，ホウ素薬剤が存在している部分では，ホウ素薬剤の微視的な分布に依存し，
線量が極めて不均一となる．これら 4 つの線量コンポーネントの総和が吸収
線量と呼ばれる物理的な線量指標となる．吸収線量 1 Gyとは対象物質 1 kg当
りに与えられるエネルギーが 1 Jの場合と定義されており，入射放射線の種類
を考慮する必要がない．そのため，吸収線量は物理的な測定の際には，測定し
やすい指標であるため頻用される．  
  一方，吸収線量のみでは，異なる放射線を用いた場合の治療効果を比較する
ことが困難である．これは，X線が 1 Gy照射された場合と，粒子線が 1 Gy照
射された場合とでは，人体に対する影響は同じではなく，一般に粒子線 1 Gy
の方がより大きな生物学的な作用をもたらすためである．この比を放射線の
生物学的効果比（Relative Biological Effectiveness：RBE）と呼ぶ．RBEの求め
方を Equation 1に示す． 
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                                                  ・・・Equation 1 
Equation 1 において，基準放射線として最も多く使用されるのは X 線であ
り，粒子線治療については RBEが規定されている．臨床では，吸収線量に RBE
を乗じた値を生物学的等価線量（Gy Equivalent：Gy-Eq）として用いている．
生物学的等価線量を導入することによって，放射線の種類が異なっても，X線
と比較することが可能となり，長年 X 線治療で培われてきた多くの知見を反
映させやすくなるという利点がある． 
BNCTにおいても，生物学的等価線量が臨床的に用いられるが，その算出方
法は粒子線治療に比べてより複雑である．それは，線量コンポーネントを支配
する放射線種の違いにより，生物学的効果が自ずと異なるためである．そのた
め，生物学的等価線量を求めるためには，各々の線量コンポーネントに見合っ
た荷重を行う必要がある． 
吸収線量をそれぞれ DB，DH，DN，Dγとすれば，生物学的等価線量は Equation
２で求めることができる【8】． 
等価線量 ＝（D
B
・W
B
）＋（D
H
・W
H
）＋（D
N
・ W
N
）＋（D
γ
・ W
γ
） 
    ・・・Equation 2 
  W
H
，W
N
，W
γ は中性子の線質に依存する荷重係数である．WBは使用するホ
ウ素薬剤の種類や対象臓器（組織）によって異なるという特徴がある．WBは
BNCTの分野で汎用される荷重係数で，Compound Biological Effectiveness（CBE）
と呼ばれる．CBE はホウ素薬剤に依存する RBE と捉えれば，理解しやすい． 
生物学的等価線量は，他の放射線治療と比較する際に有効な概念である．一
方，BNCTにおける等価線量は実測困難な線量概念であるとともに，BNCTの
治療計画立案の際には，対象臓器全体にホウ素薬剤が均一に分布しているこ
とが仮定されていることなどから，実際に腫瘍に投与された線量を正確に反
映しているとは言い難いという側面がある．この点は，X線治療との大きな違
いである． 
 
第3節 放射線治療における被ばく線量への関心  
昨今の洗練された放射線治療においては，周辺臓器への悪影響をなるべく
抑制することを目的に，標的病巣にのみ線量を集中させる照射方法が主に用
RBE ＝ 
ある生物学的効果を得るのに必要な基準放射線の吸収線量 
同じ生物学的効果を得るのに必要な対象放射線の吸収線量 
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いられている．一方，標的病巣への線量集中性を高めても，周辺臓器へ付与
される線量を皆無にすることはできない．放射線治療における線量のうち，
標的病巣以外の部分に付与される線量は目的外の線量であり，放射線治療に
伴う被ばくである．放射線治療に伴う被ばくについては，有害事象との因果
関係から，照射野内の臓器についてこれまで注目されてきた．一方，照射野
外の臓器に対しても，被ばくに伴う二次発がんの発生や【9-12】，医療用電子
デバイスへの悪影響などの観点から【13,14】，近年関心が高まっている．
Mullayらは，強度変調放射線治療と通常の 3次元照射における X線治療時，
および陽子線治療時の目的外臓器の線量評価についてレビューしており【15】，
目的外臓器に対する線量評価が，実測や治療計画装置の Dose Volume 
Histogram（DVH），さらにはMonte Carlo計算によって数多くなされているこ
とが示されており，関心の高さをうかがい知ることができる． 
ここで重要なのは，目的外臓器に影響を及ぼす放射線は必ずしも照射ビー
ムのみでは無く，副次的に発生する中性子も影響するという点である．副次
的に発生する中性子は，同じ線量で比較すると X線や陽子線などよりも人体
に与える影響が高いと考えられており，中性子線量に対して荷重し，リスク
を評価する報告が見られる【16】．国際放射線防護委員会（ International 
Commission on Radiological Protection：ICRP）が 2007年に勧告した中性子の
放射線荷重係数を Table 2に示す． 
Table 2 ICRP Publication 103が勧告する中性子の放射線荷重係数 
放射線荷重係数：WR 中性子エネルギー：En 
2.5 + 18.2e-[ln(En)]2/6 En＜1 MeV 
5.0 + 17.0e-[ln(2En)]2/6 1 MeV≦ En ≦ 50 MeV 
2.5 + 3.25e-[ln(0.04En)]2/6 En＞50 MeV 
（引用：ICRP Publication 103【17】） 
  ICRPで与えられた放射線荷重係数は放射線防護の観点から安全に見積もら
れた係数ではあるが，光子 1に対して中性子は 2.5～20となっており，生物学
的な影響が大きいことが推測される． 
  高エネルギーX線や陽子線治療のビームに伴い副次的に発生する中性子は，
メインビームに比べて量が少ないのに対して，BNCTの場合は中性子がメイン
となるビームを照射する．そのため，多くの中性子が人体中に照射されること
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になり，正常な臓器に対する影響が大きいのではないか，と考えたのが本研究
の着眼点である． 
 
第4節 BNCT における被ばく線量評価  
第 1項 現状と本研究の目的 
  BNCT を実施した場合の全身における線量評価に関する報告はいくつか存
在する．Tsukamotoらは，人体に見立てた水ファントムを用いて，実測による
線量測定を実施している【18】．Tsukamotoらの報告では，箔の放射化法を用い
て中性子束を，thermo-luminescent dosimeters（TLD）を用いて γ線を測定して
いる．測定された中性子束に，kerma factorと呼ばれる熱量を算出するための
係数を乗じて吸収線量（absorbed dose）を算出，その後，線量コンポーネント
に応じた生物学的効果比（relative biological effectiveness：RBE）を乗じて，生
物学的等価線量に変換する手法が用いられている．また，Herreraらも同様に，
MIRD ファントムと呼ばれる全身のファントムを用いて正常組織の線量を生
物学的等価線量ベースで評価した内容を報告している【19】． 
  BNCTにおける照射野外臓器の被ばく線量を推定しようとした場合，実測す
る方法や，Monte Carlo計算を使用する方法が一般的であるが，いずれの場合
にも課題がある．BNCTで照射するビームには中性子と光子が混在しているた
め，実測の際に両者を切り分けて精度よく測定するのが困難で，不確定性を含
む．Tsukamotoらの報告【18】によれば，金属箔の放射化法で測定した熱中性
子束には 5％，高速中性子束には 10％，TLDで測定した γ線量には 10％程度
の不確定性がある．同報告では，Monte Carlo法で算出した熱中性子束および
高速中性子束の不確定性は 1％以下となっており，実測に比べて高精度な推定
が可能であることを示唆している．また，実測の場合，ある任意の点における
測定となり，臓器全体に対する評価（例えば DVHベースでの評価）は難しい． 
  一方，Monte Carlo計算の場合には中性子，光子の区分は容易であるが，大
きな計算体系においては，計算時間が膨大となることが大きな懸念である．そ
のため，計算に用いるモデルサイズの大きさが非常に重要となる．Figure 1に
Monte Carloコード Particle and Heavy Ion Transport code System（PHITS）【20】
を用いて描出したモデルサイズの違いを示した．  
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Figure 1は同じ CT画像（円）から構築したモデルであるが，モデルサイズ
が大きい場合（左図），計算用のグリッド間隔が広いため，計算点が少なく計
算時間は短縮できる一方，元画像である円を正確に記述できなくなってしま
う．そのため，円辺縁部において線量計算の精度が悪化することが容易に推測
できる．したがって，正確な線量計算を実施するためには，右図のようになる
べく精密なサイズで計算モデルを構築する必要がある． 
  ここで，iBNCTプロジェクトにおいて BNCTによる被ばく線量を推定する
際の課題を考える．現在 iBNCTは加速器の開発・調整段階であり，中性子ビ
ームは出射されていない．そのため，実測によって被ばく線量を推定すること
はできない．したがって，Monte Carlo計算による推定を行うしか方法がない．
しかし，単純な計算モデルによるMonte Carlo計算では，臓器ごとに異なるホ
ウ素薬剤の濃度を設定できない，CT画像をベースにした精密な人体モデルを
構築することが困難などの理由から，正確な推定が困難である． 
  そこで，BNCT 用に開発中の治療計画装置を改良し，Monte Carlo 計算と組
み合わせることによって，“CT 画像をベースにした精密な計算モデル”を用い
て，“着目臓器ごとに異なるホウ素薬剤の濃度を考慮できる”，患者固有の照射
条件で被ばく線量の推定が可能なシステムを構築し，線量評価を行うことを
目指した．本研究において，BNCTの照射ビームとして想定したのは，これま
で BNCTを実施してきた実績があり，Monte Carlo計算を実施するために必要
な中性子および γ 線のエネルギースペクトルが正確に分かっている日本原子
力研究開発機構の研究炉である Japan Research Reactor No.4（JRR-4）とした．
Figure 2に本研究で使用した JRR-4の中性子エネルギースペクトルを示す． 
Figure 1 Monte Carlo計算で使用するモデルサイズの違い 
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Figure 2 本研究で使用した JRR-4の中性子ビームのエネルギースペクトル 
 
第 2項 各種荷重係数の不確定性  
  荷電粒子は一般に，X線に比べて生物学的効果が高いことが知られており，
陽子線では RBEとして 1.1程度と，X線に比べて高い RBE値が採用されてい
る【21】．BNCT では，ホウ素薬剤および生体を構成する元素から様々な荷電
粒子が発生する（Table 1）．したがって，それらの荷電粒子の生物学的効果を
γ 線に対する比として考えるために，線量コンポーネントに応じた RBE が荷
重される．各線量コンポーネントの RBE算出には，殺細胞効果を直接的に観
察できる手法であるコロニー形成法が用いられている【22】．使用されている
細胞系は，実験グリオーマ細胞である 9L gliosarcomaや C6 glioma等であり，
ともにラットの発がん細胞である．これまで JRR-4 における BNCT の臨床で
使用されてきた腫瘍に対する RBEは，抗腫瘍効果に着目した生物学的エンド
ポイントが設定されている．また，正常細胞に対しては抗腫瘍効果とは異なる
生物学的エンドポイントから RBEを決定する必要がある．そのようななか，
被ばくについては生物学的エンドポイントがいずれとも異なると考えられる
ため，これまで用いられてきた RBEを使用することには不確定性がある． 
  また，ホウ素線量は BNCT で惹起される最も大きな生物学的効果を生み出
す線量であるが，使用する薬剤の種類（10B-para-boronophenylalanine ：BPAと 
10B-borocaptate sodium ：BSH）および臓器に蓄積する濃度によって大きく変化
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する特徴がある．ホウ素薬剤に依存する荷重係数は CBEと呼ばれ，使用する
ホウ素薬剤の種類と，着目臓器（組織）ごとに異なる値をとる．CBE の算出
は，動物に対する中性子照射実験がベースとなっており【23】，臨床的には，
腫瘍に対して BPAで 3.8，BSHで 2.5が与えられている【24】．CBEは腫瘍の
みならず，正常臓器である脳【25】，皮膚【26】，粘膜【27】，肺【28】，肝臓【29】
などについての実験値が報告されている．CBEについても RBE同様，臓器に
より異なる生物学的エンドポイントごとに決められた値【30】であるが，被ば
くによる長期的な影響に対して使用することは正確とは言い難い． 
  また，これらのホウ素薬剤が，BNCT治療時にどの程度蓄積しているのかに
ついても，ホウ素線量を算出するためには重要である．臨床においては，血液
を採取し，血中のホウ素濃度を測定することで，各組織・臓器に分布するホウ
素濃度を推定している．ホウ素薬剤は，腫瘍のみならず少ないながらも正常組
織にも分布するため，それらの臓器に対する評価も重要である．脳腫瘍に対す
る BNCT 治療の場合，照射野内に含まれる脳や皮膚についても考慮した治療
計画が立案されている．一方，照射野外となる臓器に関しては，全ての臓器に
対するホウ素薬剤濃度の系統的な報告がみられないのが現状である．したが
って，照射野外臓器に対する線量評価を生物学的等価線量で実施する際には，
ホウ素薬剤に対する CBEおよび蓄積濃度に対して，思い切った仮定が必要と
なるのが現状であり，照射野外臓器における生物学的等価線量での評価には
現在のところ，不確定性を有することになる． 
  
16 
 
第2章 被ばくを考慮した治療計画システムの開発と検証  
第1節 目 的 
JRR-4における BNCT照射には，Kumadaらによって開発された BNCT専
用の RTPSである JAERI Computational Dosimetry System（JCDS）【31】が用
いられていた．それに対し iBNCTプロジェクトで開発中の治療計画システム
“Tsukuba-Plan”は，JCDSに比べ機能的に使いやすく，汎用性の高いものとす
るため，多数のMonte Carlo計算コードに対応できること，並列計算機を用
いた高速演算処理が可能であること，大量の医療用画像データの読み込みが
可能，各臓器に対する荷重係数を個別に設定できること，などの機能を織り
込んだ． 
RTPSの線量評価に関する性能は，使用するMonte Carloコード，核データ，
計算モデルの組み合わせによって決定される．JCDSは，Monte Carloコードと
してMonte Carlo N-Particle Transport Code （MCNP）と，PHITSに対応するバ
ージョンが構築された．また，Monte Carlo計算によって正確に線量計算を実
施する際には，実験値から導かれた「核データ」と呼ばれるデータライブラリ
が必要であるが，MCNP には，核データとして米国で整備された Evaluated 
Nuclear Data File（ENDF）が用いられていた．それに対し Tsukuba-Planでは純
国産のシステム構成を目指していることから，Monte Carlo 計算コードには，
本邦で開発された計算コードである PHITS をベースに，独自開発した 
“MCTKB（現在開発中のため仮称）”を搭載する予定である．MCTKB の計算
アルゴリズムは PHITS と同じであるが，将来的な商用化を視野に入れ，ユー
ザーに負担をかけることが無いよう，Tsukuba-Planから出力されたデータを受
け取ると，自動的に Monte Carlo 計算が実行されるような仕様となっている．
また，線量計算に必要の無い機能を省きコードを軽量化，出力データをバイナ
リ化することで，計算を高速化させるなどの機能が組み込まれている． 
核データは整備する機関の違いにより複数存在するが，Tsukuba-Plan には
Japanese Evaluated Nuclear Data Library（JENDL）を用いる予定である．核デー
タにはさまざまな元素（同位体を含む）に対する反応断面積が収載されている
が，必要に応じて修正がなされる．JENDLを整備している委員会に対しては，
容易にコミュニケーションを図ることができ，修正された結果も迅速に把握
することができるというメリットがある．これが核データに JENDLを用いる
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最も大きな理由である．Tsukuba-Planの線量計算精度を検証するためには，過
去に実績のある組み合わせに対して比較することが重要である． 
本章の目的は，治療計画システムの性能を，Monte Carloコード，核データ，
計算モデルの観点から評価し，現在開発中の Tsukuba-Plan の線量計算精度を
検証することである． 
 
第2節 方 法 
本章で評価した線量計算エンジンに関する特性は 3種類である． 
第 1項 核データ 
核データによる計算結果の違いを検証するため，核データを切り替えて
Monte Carlo計算を実施し，出力された計算結果を比較した．比較した核デー
タは，ENDF/BⅦと JENDL-4.0である． 
BNCT 用ビームとして JRR-４の熱外中性子モードを想定し，照射対象とし
て 18.6 cm×18.6 cm×24.0 cm のファントムを照射口から 10 mm 離して配置し
た．ファントムの構成は人体の軟部組織とし，各元素の構成には同位体の比率
を考慮した．計算体系を Figure 3に示す． 
 
Figure 3 Monte Carlo計算体系図 
この体系においてMonte Carlo計算を実施し，定性的評価として中性子，お
よび光子の空間分布を実施した．定性的評価は，ビーム軸を側方から眺める断
面（深部方向分布）と，ビーム軸からファントムを眺める断面（側方分布）に
て実施した．側方分布は，中性子束についてはファントム表面（Fig. 3a），お
よび熱中性子束ピーク深（Fig. 3b），光子束についてはファントム表面（Fig. 3a）
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のみで評価した． 
また，深部方向分布と側方分布について，Monte Carlo計算で算出した相対
値を用いて定量的評価も実施した．中性子のエネルギーは IAEA-TECDOC-
1223【32】を参考にし，熱中性子（E＜0.5 eV），熱外中性子（0.5 eV＜ E ＜10 
keV），高速中性子（10 keV＜E）に区分した． 
第 2項 Monte Carloコード 
Figure 3 の体系において，Monte Carlo計算コードを PHITSおよびMCTKB
に分けて計算を実施した．この時，核データは JENDLに固定した．定量値の
比較には相対値を使用し，ビーム軸中心における中性子束，光子束の深部減衰
曲線で行った．評価した中性子束は熱中性子，熱外中性子，高速中性子の 3種
類である． 
第 3項 計算モデル 
治療計画システムで人体の線量評価を実施する場合には，CTなどの医療画
像から詳細な計算モデル（ボクセルモデル）を構築する．ボクセルモデルとは，
画像を構成する要素（画素）の平均値から作成した四角形の計算モデルである．
ボクセルモデルを使用する妥当性を確認するため，第 1 項で計算したモデル
と同じ大きさのファントム画像の CT 画像を作成した．CT 画像の作成には，
Tsukuba-Plan用に開発したアプリケーション CT Makerを使用した．CT Maker
の操作画面を Figure 4に示す． 
 
Figure 4 オリジナルアプリケーション CT-Makerの操作画面 
CT Maker は，任意形状の CT 画像を作成できるよう，今回新たに開発され
たツールである．CT-Makerは，実際の CT画像と同様に，画像構成を 512×512 
pixelに分割し，各 pixelのサイズ（pixel spacing）やスライス幅（slice thickness）
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を設定する．DICOM 形式または Bitmap 形式での画像出力が可能であり，
Tsukuba-Planで読み込むことができる．本アプリケーションを使用し，軟部組
織で構成された 2×2×2 mm のボクセルモデルを構築した．核データ，Monte 
Carlo計算コードを固定し，第 1項で計算した結果と比較した． 
 
第3節 結 果 
第 1項 核データの違い 
  核データの違いによる評価として，中性子束（第 1項-1）と光子束（第 1項
-2）に分けて示す． 
第1項-1 中性子束 
  核データの違いによる中性子束の比較を，深部方向の分布と，側方分布に分
け，定性的に評価した． 
はじめに，深部方向の分布について Figure 5に示す．  
 
Figure 5 核データの違いによる熱中性子の空間分布の違い 
                            （ファントム中心で，ビームに平行な断面） 
JRR-4を想定した熱外中性子ビームは，図左側から入射されている．図中の
赤で示された部分は，熱中性子束の高い部分である．中性子束はファントム内
で減衰するため，図中右側になるほど，徐々に熱中性子束が減衰し，青色（中
性子束が低い）で示されるように変化していく様子が分かる．同様に，熱外中
性子束の定性的評価を Figure 6，高速中性子の定性的評価を Figure 7に示す． 
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Figure 6核データの違いによる熱外中性子の空間分布の違い 
                            （ファントム中心で，ビームに平行な断面） 
 
Figure 7核データの違いによる高速中性子の空間分布の違い 
                            （ファントム中心で，ビームに平行な断面） 
 
次に，ビーム軸に直交する断面における，中性子束の 2 次元空間分布を示
す．中性子束はエネルギーごとに分けて評価した．そこで，ファントム表面に
おける比較を中性子エネルギーごとに分け，Figure 8～10として示す． 
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Figure 8核データの違いによる熱中性子の空間分布の違い 
                      （ファントム表面でビームに直交する断面） 
 
Figure 9核データの違いによる熱外中性子の空間分布の違い 
                              （ファントム表面でビームに直交する断面） 
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Figure 10核データの違いによる高速中性子の空間分布の違い 
                              （ファントム表面でビームに直交する断面） 
いずれの中性子についても，定性的評価においては，核データの違いによる
明確な差は見られない． 
次に，熱中性子束がピークとなる深さにおける中性子束の比較を Figure 11
～13に示す． 
 
 
Figure 11核データの違いによる熱中性子の空間分布の違い 
                    （熱中性子束のピーク深で，ビームに直交する断面）
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Figure 12核データの違いによる熱外中性子の空間分布の違い 
                    （熱中性子束のピーク深で，ビームに直交する断面） 
 
Figure 13核データの違いによる高速中性子の空間分布の違い 
                    （熱中性子束のピーク深で，ビームに直交する断面） 
熱中性子ピーク深では，熱外中性子および高速中性子の分布が，ファントム
表面に比べてややいびつな形状に変化している．これは，中性子束が減少する
ことに起因する．一方，定性的評価においては，核データの違いによる明確な
差は見られない． 
  ここで，中性子束を定量的に比較する．深部方向分布について，ファントム
中心軸の熱中性子束の比較を Figure 14に示す． 
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Figure 14 ファントム中心軸における熱中性子束の深部減衰の比較 
（定量的比較） 
  Monte Carlo法では多数回の施行（ヒストリ数）によって算出された平均値
が中性子束（または光子束）として出力されるため，各々の値から標準偏差 σ
を計算することが可能である．Figure 14 に示した結果のピーク付近（ファン
トム深さ 1～2 cm付近）を拡大し，σを誤差棒として追記した結果を Figure 15
に示す． 
 
Figure 15 ファントム中心軸における熱中性子束の深部減衰の比較 
                            （熱中性子ピーク深付近，誤差棒あり） 
1.2 cm深における相対標準偏差は，0.4％程度であった．一般に粒子数が多
い部分（ファントムの浅い部分）では標準偏差が小さく，粒子数が少ない部
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分では標準偏差が大きくなる傾向がある．そこで，ファントム 10 cm深付近
において，σを誤差棒として追記した熱中性子の深部減衰の比較を Figure 16
に示す． 
 
Figure 16 ファントム中心軸における熱中性子束の深部減衰の比較 
                            （7～10 cm深付近，誤差棒あり） 
10 cm深における相対標準偏差は，JENDLの計算値で 1.4％，ENDFの計算
値で 1.3％であった．Figure 15および 16から分かるように，Monte Carlo法で
計算した中性子束の標準偏差は小さいため，図中に誤差棒を示しても確認す
ることが困難である．そこで，以降の評価については，特定の深さにおける相
対標準偏差を数値で併記することとする． 
核データの違いによる熱外中性子束の定量的な比較を Figure 17に，高速中
性子束の比較を Figure 18に示す． 
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Figure 17 ファントム中心軸における熱外中性子束の深部減衰の比較 
（定量的比較） 
熱外中性子束の比較では，ファントム 1 cm深における相対標準偏差が，い
ずれの核データの場合でも 0.5％，7 cm深における相対標準偏差は，JENDLに
よる計算で 4.0％，ENDFによる計算で 4.1％であった． 
 
Figure 18 ファントム中心軸における高速中性子束の深部減衰の比較 
（定量的比較） 
高速中性子束の比較では 1 cm深における相対標準偏差は，いずれの核デー
タの場合でも 0.8％，7 cm深における相対標準偏差は，いずれの核データの場
合でも 1.6％であった． 
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さらに側方分布について，ファントム表面における定量的比較を Figure 19
～21 に示す．図中には，中性子束の σを誤差棒として示した． 
Figure 19 ファントム表面における熱中性子束側方分布の比較 
 
 
Figure 20 ファントム表面における熱外中性子束側方分布の比較 
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Figure 21 ファントム表面における高速中性子束側方分布の比較 
定量的評価によって，核データを変化させた場合でも，同じ計算体系におい
て計算される中性子束は，ほぼ一致することが確認された． 
 
第1項-2 光子束 
核データの違いによる光子束の比較を，深部方向の分布と，ファントム側方
の分布とに分けて評価した． 
 
光子束の深部方向分布を比較した結果を Figure 22に示す．中性子の場合と
異なり，光子についてはエネルギーを区別していない． 
 
Figure 22核データの違いによる光子束の空間分布の違い 
                                              （ビームに平行な断面） 
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光子束は，ファントム入射面からやや深い部分で最も高く，その後緩やかに
減衰する様子が確認できる．中性子束と比べると等光子束曲線はややいびつ
であるが，核データによる明確な違いは認められない． 
 
  次に，光子束のファントム側方分布を比較した結果を Figure 23として示す．
側方分布を取得するために設定した断面はファントム表面である． 
 
  Figure 23核データの違いによる光子束の空間分布の違い 
                            （ファントム表面，ビームに直交する断面） 
ここで，中性子束同様に，深部方向について，ファントム中心軸における光
子束の定量的評価を Figure 24に示す．光子束の σを誤差棒として表記した． 
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Figure 24 ファントム中心軸における光子束の深部減衰の比較（定量値） 
 
  光子束の深部曲線は，若干のがたつきが見られるものの，核データの違いに
よる明らかな差は見られない． 
 
第1項-3 線量での比較 
BNCT の線量評価では，Monte Carlo 計算によって算出した中性子束，光子
束から線量を算出している．このとき，束密度から線量への変換係数を利用し
ているが，この変換係数は，中性子や光子のエネルギーに対応した関数であり，
対象元素ごとに異なる．Monte Carlo計算コード内には，この変換係数がデー
タセットとして内蔵されているため，自動的に算出することが可能である． 
等価線量を算出するためにいくつかの仮定が必要となる．なぜなら，ホウ素
線量を算出するためには，ホウ素薬剤の種類とホウ素濃度を規定する必要が
あるためである．そこで，BPA を用いた BNCT 治療を想定し，軟部組織ファ
ントムには 27 ppmのホウ素薬剤が蓄積したと仮定し，各線量コンポーネント
を生物学的に荷重した等価線量（Gy-Eq）を算出した．誤差は，各線量コンポ
ーネントを算出する際の中性子束の σに対し，二乗和平方根を求め評価した．
結果を Figure 25に示す． 
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Figure 25軟部組織ファントム内の等価総線量の深部方向分布 
 
  この図に対し，等価線量率がピークとなる深さを拡大し，Figure 26に示す． 
 
Figure 26軟部組織ファントム内の等価総線量の深部方向分布（拡大） 
 
ファントム表面からの深さによって異なるが，核データ JENDLで計算され
た等価線量は，ENDF/BⅦで計算された値に対しておおよそ 1.5％程度高いこ
とが分かる．この違いを検証した結果，原因が窒素線量を算出するための変換
係数であることが分かった．JENDL と ENDF/BⅦで計算した窒素線量の違い
を Figure 27に示す．誤差棒は，窒素線量算出時の中性子束の σである． 
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Figure 27核データの違いによる窒素線量の差 
JENDLで計算した窒素線量率は，ENDF/BⅦで計算した場合に比べて 5.9％
高値となる．この影響で等価線量が若干過大評価されたものと考えられる． 
 
第２項 Monte Carloコードの違い 
  Monte Carlo計算コードの違いによるファントム内中性子束の深部方向分布
の定量的比較を Figure 28～30に示す．本評価では，核データは JENDLとし，
施行イベント数も同じとしている．誤差の評価は，中性子束または光子束を，
Monte Carlo法で計算した際の標準偏差とした． 
 
Figure 28計算コードの違いによる熱中性子束の深部方向分布の比較 
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熱中性子束の相対標準偏差は，1.2 cm深において PHITSで 0.3％，MCTKB
で 0.4％，10 cm深において PHITSで 1.2％，MCTKBで 1.4％であった． 
 
Figure 29計算コードの違いによる熱外中性子束の深部方向分布の比較 
熱外中性子束の相対標準偏差は，1.0 cm深において PHITS，MCTKBともに
0.5％，10 cm深において PHITSで 4.2％，MCTKBで 4.0％であった． 
 
Figure 30計算コードの違いによる高速中性子束の深部方向分布の比較 
高速中性子束の相対標準偏差は，1.0 cm深において PHITSで 0.7％，MCTKB
で 0.8％，10 cm深において PHITS，MCTKBともに 1.6％であった．Monte Carlo
計算コードに MCTKBを用いた場合でも，中性子束の出力結果は PHITSで計
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算した場合と同じであることが確認できる． 
つづいて，光子束の深部方向分布の比較を Figure 31に示す． 
 
Figure 31計算コードの違いによる光子束の深部方向分布の比較 
光子束の相対標準偏差は，1.0 cm 深において PHITS で 0.8％，MCTKB で
0.9％，10 cm 深において PHITS で 1.3％，MCTKBで 1.4％であった．光子束
の定量的評価においても，Monte Carlo計算コードの違いによる明らかな差は
見られない．この結果から，MCTKB は PHITS と同等の計算結果を出力する
と結論付けることができる． 
第 3項 計算モデルの違い 
MCTKB によって出力した非ボクセルモデルとボクセルモデルの計算体系
図を Figure 32 に示す．モデルを配置する位置は同じになるように設定した． 
 
 
  ボクセルモデルとは，細かな構成要素の集合体である．この計算体系を用 
計算モデルの違いによる中性子束の比較を，Figure 33～35 に示す．誤差評
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Figure 32 計算モデルの違いを検証するための体系図 
（MCTKBによって描画） 
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価に関しては，中性子束算出時の標準偏差を誤差棒として示した． 
 
Figure 33計算モデルの違いによる熱中性子束の変化 
  熱中性子束の相対標準偏差は，1.2 cm深においてボクセルモデル，非ボク
セルモデルともに 0.5％，10 cm深においてボクセルモデルで 1.8％，非ボクセ
ルモデルで 1.9％であった． 
 
 
Figure 34 計算モデルの違いによる熱外中性子束の変化 
熱外中性子束の相対標準偏差は，1.0 cm深においてボクセルモデルで 0.8％，
非ボクセルモデルで 0.7％，7 cm 深においてボクセルモデルで 5.8％，非ボク
セルモデルで 6.8％であった． 
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Figure 35計算モデルの違いによる高速中性子束の変化 
高速中性子束の相対標準偏差は，1.0 cm深においてボクセルモデル，非ボク
セルモデルともに 1.1％，7 cm 深においてボクセルモデルで 2.4％，非ボクセ
ルモデルで 2.6％であった． 
  つぎに，光子束の比較を Figure 36に示す．誤差評価に関しては，光子束算
出時の相対標準偏差を誤差棒として示した． 
 
Figure 36計算モデルの違いによる光子束の変化 
光子束の相対標準偏差は，1.0 cm深においてボクセルモデル，非ボクセルモ
デルともに 0.8％，10 cm深においてボクセルモデルで 1.1％，非ボクセルモデ
ルで 1.2％であった． 
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計算モデルとしてボクセルモデルを用いた場合においても，中性子束およ
び光子束の分布はボクセルを構築しない場合と比べて違いが見られなかった．  
 
第4節 考 察 
ここまで，組成が均等な軟部組織ファントムにおいて，線量計算エンジンの
違いによる影響をそれぞれ独立に評価してきた．実際の治療計画ではこれら
の違いが複合的に影響する．そこで，より人体に近いファントムにおいて，
Tsukuba-Plan と JCDS により出力される線量の違いを考察することを試みた．
JCDS での評価には Monte Carlo コードとして PHITS，核データには ENDF/B
を用いた．対して，Tsukuba-Plan では Monte Carlo コードとして MCTKB，核
データには JENDLを設定した．CT Makerを用いて，比較に用いる頭部用ファ
ントムを作成した．作成したファントムを Figure 37に示す．CT画像は 1 pixel
が 0.5 mm角で構成されており，1 sliceの厚みは 2 mmとした． 
 
Figure 37 線量比較用に作成した頭部を模擬したファントム 
（Tsukuba-Planから出力） 
  このファントム画像を，JCDSおよび Tsukuba-Planの両システムで読み込み，
図中赤色の部分を軟部組織，模擬腫瘍を Gross Tumor Volume（GTV）として定
義したのち，共に 2 mm立方のボクセルモデルを構築した．ファントム表面が
ビーム口から 2 mm離れた位置に設置されるよう位置を合わせ，線量計算を実
行した．計算結果を治療計画システムに取り込み，荷重係数を乗じて，生物学
的な荷重線量を算出した．本検討では，ホウ素薬剤として BPA を想定し，血
中ホウ素濃度を 24 ppmと仮定した．軟部組織には血中と同じ濃度でホウ素が
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分布すると仮定し，腫瘍へのホウ素薬剤の取り込みは血中比で 3と仮定した．
使用したホウ素薬剤の CBEとホウ素濃度を Table 3にまとめた．窒素および水
素に対する RBEはそれぞれ 2.5，光子に対する RBEは 1を用いた． 
 
Table 3本検証のために仮定したホウ素濃度および CBE値 
対象 ROI ホウ素薬剤濃度 CBE値 
腫瘍 72 ppm 3.8 
軟部組織 24 ppm 1.35 
 
  得られた線量分布から作成したDVHについて，軟部組織について Figure 38，
GTVに対して Figure 39に示す． 
 
Figure 38両システムから出力した軟部組織に対する DVHの比較 
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Figure 39両システムから出力した GTVに対する DVHの比較 
ラインは JCDSでの結果，シンボルは Tsukuba-Planでの結果を示している．
軟部組織，GTVともに DVHは非常に良く一致している． 
本検討で，開発中の RTPSである Tsukuba-Planの線量計算エンジンの組み合
わせによって得られる生物学的線量が，これまで使用されてきた JCDSの線量
計算エンジンの組み合わせによって出力されるものと同等であることが示さ
れた．一方，この評価では，RTPS間での線量算出に差が無いことは証明でき
たが，実際の線量と比較した訳ではない．JRR-4では，線量測定の手法として，
金属箔の放射化の結果からホウ素や窒素に対するカーマ係数を用いて計算す
る方法，ペアチェンバを用いた水素線量の測定，TLD を用いた γ 線量の測定
などが行われてきた【22,33】．これらの線量測定の結果は，生物学的な効果を
検証するために，細胞生存率と対比して使用されている．すなわち，均質なフ
ァントム中における物理的線量評価として，各線量コンポーネントの深度分
布を測定した結果は，γ線量を除いて見つけ得ることができない． 
また，BNCTの線量測定では，種々のエネルギーを持つ中性子と光子が混在
するため，各々の線量コンポーネントを測定する際の不確定性が高く【8】，
Binnsらは，複数の BNCT施設における線量コンポーネント別の物理的線量測
定の不確定性として，熱中性子で 4.0～10％，熱外中性子で 4.4～20％，高速中
性子で 5.0～30％と幅があることを報告している【34】．同様に，Rogus らは
BNCT における均質なファントムを用いた物理的線量測定の不確定性として，
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熱中性子で 7.4%，高速中性子で 17％，光子で 9%と推定している【35】．今後
の BNCTの普及を考慮した場合，RTPSで出力した計算結果と実測値を，線量
コンポーネントごとに比較し，その妥当性を検証することは極めて重要な品
質保証項目であると考えられる．そのため，今後はより精度の高い線量測定の
手法を確立することが必要であると考える． 
 
第5節 小 括 
  本章では，開発中の治療計画システム Tsukuba-Plan に搭載する線量計算エ
ンジンの特性を把握するため，軟部組織ファントムを用いて，核データや計算
コードの違いなどの基礎特性を評価した．本評価において，Tsukuba-Plan に
Monte Carlo計算コードMCTKBを用いた場合，中性子束，光子束に差が生じ
ないことが確認された．また，核データに JENDLを使用した場合，ENDF/BⅦ
を使用した場合と比べて，中性子束，光子束の値は変化しないが，窒素に由来
する線量を算出する際に，最大で 5.9%過大評価となり得ることが分かった．
ただし，他の線量コンポーネントを考慮した等価線量においては，その影響が
ごくわずかであることが分かった．本研究では核データによる窒素線量の違
いを軟部組織で評価したが，材質やホウ素濃度が異なれば変化すると考えら
れるので，RTPSの実用化に際してはさらなる検証が必要である． 
また，これまで稼働実績のある JCDS の線量計算エンジンの組み合わせと，
Tsukuba-Plan の線量計算エンジンの組み合わせにより計算された生物学的線
量を，頭部を模擬した簡易ファントムを用いてDVHベースで比較したところ，
両者には明確な差が見られず，Tsukuba-Planは本モデルにおいて JCDS同等の
DVHを出力することを確認した． 
本章における課題として，JRR-4が現在稼働しておらず，実測を行うことが
不可能なため，Monte Carlo計算によって計算された物理的（または生物学的
等価）線量を，線量コンポーネントごとに区別して測定された実測値と比較し
ていないことが挙げられる．今後 BNCT を行う場合には，実測可能な施設に
おける詳細な中性子および光子の線源情報をMonte Carlo計算用に取得し，そ
の計算値と実測値とを線量コンポーネントごとに比較する必要がある．その
ためにも，中性子・光子混合場における，より高精度な物理的線量測定の手法
を確立することも重要な課題である．  
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第3章 BNCT における被ばく線量の推定  
第1節 目 的 
BNCTの治療計画は，これまで腫瘍や皮膚の線量，さらに，照射部位の近傍
の臓器にのみ着目されていた．これは線量評価法にMonte Carlo法を用いてい
ることから，広範囲にわたる治療計画を行うと，計算時間が非常に長くなるた
めである．Monte Carlo計算において計算時間を短縮するためには，構成要素
のサイズを大きくし，計算間隔を粗くすれば良い．例えば，人体を直径 20 cm，
長さ170 cmの円柱1つから成ると仮定すれば，計算時間は劇的に短縮できる．
しかし，この方法では臓器特異的な線量評価を行うことができなくなる． 
開発中の治療計画システム Tsukuba-Planは，250枚を超える大量の CT画像
の読み込みを達成し，その CT画像を基にした精密な計算モデルであるボクセ
ルモデルを出力することができる．また，並列計算機と組み合わせることで，
高速演算を可能としているため，治療計画と同時に全身にわたる広範囲の線
量評価を実施することが可能である． 
第 2 章において，現在開発中の Tsukuba-Plan が，これまで稼働実績のある
JCDSと同等の結果を出力することを確認した．そこで，本章では，BNCTの
治療計画時に，全身の目的外臓器における被ばく線量評価を治療計画立案と
同時に実行できる可能性について検証した． 
 
第2節 方 法 
本研究に使用した治療計画システムは Tsukuba-Planである．BNCT照射場と
して，JRR-4の 熱外中性子を想定し，照射口の collimator sizeは 10 cmとした．
Monte Carlo計算は，多数のコアを有するクラスタ型並列計算機（CPU: Xeon, 
2.40 GHz)で稼働させ，計算時間の短縮を図った． 
 
第1項 Tsukuba-Planの計算と実測値との比較Ⅰ 
Tsukuba-Plan が出力する JRR-4 の beam を確認するため，水ファントムを
用いて測定された実測値と，Tsukuba-Planによる計算値を比較した．JRR-4に
おける実測値は，過去に発表されている論文を参考にした【31】．水ファント
ムの大きさは，直径 18.6 cm で 長さ 24 cmである ．ファントムの壁厚は 3 
mm thick の polymethylmethacrylate で構成されており，内部には水を充填し
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て使用されているため，Monte Carlo計算においても同様に定義した．Tsukuba-
Planが出力するインプットファイルに，この水ファントムを定義し，ファン
トム中心軸における熱中性子束（Thermal neutron flux）と γ 線量率を Monte 
Carlo 計算によって算出した．水ファントムは実測同様，ビーム口から 10 mm
離れた位置にファントム表面を合わせた．  
 
第2項 Tsukuba-Planの計算と実測値との比較Ⅱ 
JRR-4 において，頭部に対する BNCT 照射時のファントム表面での熱中性
子束と γ線量の測定が過去に行われていた【36】．測定に用いられた人型ファ
ントムを，Tsukuba-Planのオリジナルアプリケーション CT-Makerを用いて作
成した．CT画像は，pixel spacing:1.25 mm, slice thickness:5 mmとし，CT画像
1枚を 512 pixel×512 pixelに設定した．CT-Makerで作成した人型ファントムの
CT画像を Tsukuba-Planに読み込み，読み込んだ CT画像から 5 mm角のボク
セルモデルを構築した．構築したボクセルモデルを Figure 40に示す． 
 
Figure 40過去に JRR-4で行われた実験を再現するために構築したモデル 
計算メッシュサイズは，ボクセルサイズと同じ 5 mmに設定した．ファント
ム内部は水とした．このモデルを実測時の照射条件に合わせ，ビーム軸から 35
度側方に回転させた．ファントムの首，肩，胸部，腹部に相当するファントム
表面における熱中性子束と γ線量をMonte Carlo 計算にて求め，実測値と比較
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した．本項の検証において，ファントムとビーム口までの距離は実測時を完全
に再現できていない可能性がある．また，実測時の正確な検出器の貼付位置も
不明である．そのため，本検証で得られる結果は，大きな体系におけるMonte 
Carlo計算の傾向を確認できるにとどまる． 
 
第3項 脳腫瘍治療時の被ばく線量の推定 
全身ファントム（PBU-10，Kyoto Kagaku Co., Ltd.）を用いて，脳腫瘍の BNCT
治療時に生じる被ばく線量評価を実施した．全身ファントムの CT画像（5 mm 
slice厚，260枚）を取得し，Tsukuba-Planに取り込んだ．取り込んだ画像に対
して治療計画を行い，左頭頂葉に模擬腫瘍を定義し，1 cm のマージンを付加
して CTVとした．さらに脳（左右），甲状腺，脊髄，肺（左右），心臓，肝臓
を Region of Interest（ROI）として定義した． 
  Tsukuba-Plan はさまざまな大きさのボクセルモデルを構築することが可能
である．本研究では，全身ファントムの ボクセルサイズを 8 pixel×8 pixel×slice 
thicknessに設定した（pixel space：0.8 mm, slice thickness:5 mm）． 
構築した全身ファントムのボクセルモデルを Figure 41に示す． 
 
Figure 41構築した全身ファントムのボクセルモデル 
Monte Carlo 計算は，中性子束の相対標準偏差が 5％以下となるまで実行し
た．BNCTの場合，臓器へ集積したホウ素薬剤の種類と濃度が総線量に大きく
寄与する．本研究では，ホウ素薬剤として BPA を使用した場合を想定し，腫
瘍，正常軟部組織，皮膚の CBEをそれぞれ，3.8，1.35，2.5に設定した．また，
JRR-4における RBEとして，水素と窒素に対し 2.5，photonに対し 1.0 を設定
した．これらの値は JRR-4 における臨床条件として用いられている値である
【37,38】．また，ホウ素薬剤の濃度は，患者個々に異なるため，正常軟部組織
のホウ素濃度を 24 ppm として，腫瘍部はその 3.0倍，皮膚部はその 1.2 倍集
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積すると仮定した．照射時間は正常脳組織が受ける等価線量の上限値を 13 Gy-
Eqとして【39】，それ以下となるように制御した． 
その条件下で，ROIとして定義した照射野外臓器（甲状腺，肺，心臓，脊髄，
肝臓）の被ばく線量を物理的吸収線量で評価した．すなわち，照射野外臓器に
関しては，ホウ素薬剤の取り込みがないものとし，RBE による荷重も施して
いない．照射野外臓器に関して物理的吸収線量で評価した理由は，BPA がこ
れらの照射野外臓器に対してどの程度集積し，また集積した場合の CBEおよ
び RBEについての知見が少なく，不確定性があるためである． 
 
第4項 上顎洞癌治療時の被ばく線量の推定 
BNCT治療は頭頸部癌に対しても行われており【40-42】，その際の体位は座
位となる場合がある．座位による BNCT 治療時の線量評価を，前項で使用し
たファントムと同じ全身ファントムを用いて実施した． 
本検討では，照射対象として上顎洞癌を想定し，左上顎洞内に模擬腫瘍を定
義した．照射時間は，照射野内の皮膚における等価線量が 15 Gy-Eqを超えな
いように【41】照射時間を制御した． Monte Carlo計算は，肝臓における中性
子束の相対標準偏差が 5％以下となるまで実施した．この照射条件下で，照射
野外臓器である甲状腺，脊髄，肺，心臓，肝臓の物理的吸収線量を算出した． 
 
第3節 結 果 
第 1項 Tsukuba-Planの計算と実測値との比較Ⅰ 
ファントム中心軸における熱中性子束の深度分布について，実測値と
Tsukuba-Planによる計算値との比較を Figure 42に示す．Monte Carlo 計算によ
り算出した熱中性子束は，実測値の最大値で規格化した． 
また，ファントム内ビーム中心軸における γ 線量について，実測値と
Tsukuba-Plan による計算値との比較を Figure 43 に示す．これらの図は参考文
献【43】より引用・改変したものである． 
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Figure 42実測値と Tsukuba-Planによる計算値との比較（熱中性子束） 
  （本図は参考論文【43】より引用改変．実測値は参考文献【31】） 
 
Figure 43実測値と Tsukuba-Planによる計算値との比較（γ線量） 
（本図は参考論文【43】より引用改変．実測値は参考文献【31】） 
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本結果に示した熱中性子束の実測値は，金の放射化により算出された実測
値である【31】．Figure 42から，Tsukuba-Planで算出した水ファントム内にお
ける熱中性子束は，実測値を非常に良く再現していることが分かる．また，
Figure 43に示した γ線量の実測値は，TLDを用いて算出された値である【31】．
BNCT においては γ 線量の測定に TLD がしばしば用いられる【34,44】．一般
に TLDは光子，中性子に感度を有する検出器であるため，BNCT分野で TLD
を使用する際には，中性子の感度を低減させるべく，遮蔽材が用いられること
が多い．Kumada らは，この実測値を得るために使用した TLD（UD-170LS）
におよそ 11%程度の測定誤差がある可能性を報告している【31】．そこで，本
結果には，その誤差を実測値に対する error barとして記載した． 
Tsukuba-Planを用いて計算した γ線量は，ファントム表面付近からピーク付
近にかけては，実測値を再現している．一方で，ファントムの深い部分では，
実測値との乖離が見られる．ファントム 80 mm深における実測値と計算値と
の誤差は 7.9%であった． 
 
第 2項 Tsukuba-Planの計算と実測値との比較Ⅱ 
人型ファントムでの実測値と Tsukuba-Plan での計算値との比較について，
熱中性子束について Table 4に示す．Monte Carlo計算による結果は相対値で算
出されるため，首表面における実測値を用いて規格化した． 
Table 4人型ファントムにおける実測値と計算値の比較（熱中性子束） 
部位 熱中性子束（m-2・s-1） 
 実測値* 計算値 （計算/実測） 
首 5.4×1010 5.40×1010 1.00 
胸 1.6×1010 1.56×1010 0.98 
左肩 1.2×1010 1.33×1010 1.11 
右肩 7.2×109 7.41×109 1.03 
腹部 5.1×109 4.69×109 0.92 
（*実験値は参考文献【36】より） 
人型ファントムを用いた測定は，過去に JRR-4で行われたものであり，照
射の詳細な条件や，ファントムとビーム口との位置，測定誤差については不
明である．そのため，Monte Carlo計算による結果との比較は，参考値ではあ
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る．それでも得られた計算値は，実測値を良く再現していると考えられる． 
次に γ線量について，Table 5に示す．計算値の規格化は熱中性子束と同じ
く，首における実測値で規格化した． 
Table 5人型ファントムにおける実測値と計算値の比較（γ線量） 
部位 光子線量（Sv/h） 
 実測値* 計算値 （計算/実測） 
首 0.52 0.520 1.00 
胸 0.09 0.106 1.18 
左肩 0.25 0.221 0.88 
右肩 0.16 0.164 1.03 
腹部 0.033 0.037 1.12 
（*実験値は参考文献【36】より） 
 
実測値と計算値の誤差が最大となったのは，熱中性子束に関しては左肩の
部分で 11%，γ線量に関しては胸の部分で 18%である． 
本評価における課題は，先述の通り，ファントム実験が過去に行われたもの
であり，検出器の貼付位置等に不確定性があることである．その不確定性が，
実測値と計算値の誤差として表れている可能性が高い．それでも，大きな線量
計算体系を用いて実施した MCTKB による計算が，過去に実測で得られた熱
中性子束と γ線量の傾向を再現できていることは確認できる． 
 
第 3項 脳腫瘍治療時の被ばく線量の推定 
脳腫瘍に対する BNCT 照射を仰臥位で行った場合の，腫瘍（GTV,CTV）お
よび正常脳組織の DVH を Figure 44 に示す．これらの臓器に対する線量は，
生物学的に荷重した等価線量で示した． 
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Figure 44 脳腫瘍照射時の腫瘍と正常脳組織の DVH 
 
  左脳の最大線量が 13 Gy-Eqとなる照射時間は，20.1分であった．Figure 45
にこの照射条件下で，照射野外臓器における被ばく線量を物理的吸収線量で
算出し，微分型 DVHから体積で平均した平均線量（Daverage）を示した． 
 
Figure 45 脳腫瘍照射時の照射野外臓器における被ばく線量 
（参考論文【43】より引用改変．算出された線量は統計的不確定性として，
最大で 5%の誤差を含む）  
Fig. 45の評価では，照射野外臓器の被ばく線量を吸収線量として評価して
いるため，線量単位は Gyである．Monte Carlo計算の計算において，中性子
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束の相対標準偏差が 5%以下となるように実施した．Monte Carlo法による統
計的不確定性は，粒子数や発生イベント数に依存するため，この相対標準偏
差は，臓器の位置，また同じ臓器内であっても部位ごとに異なることが予測
される．そのため，線量算出時の誤差について臓器を構成する全てのボクセ
ルから算出するのは，極めて困難である．そこで，最大の誤差（統計的不確
定性）を参考値として追記した．また，本評価においては，照射野外臓器に
ついてホウ素薬剤の分布は考慮していないため，中性子によって生じる線量
は，水素および窒素との核反応に由来するものである．本結果から，照射野
外臓器の被ばくの要因は γ線に由来するものが多いことが分かる． 
 
第 4項 上顎洞癌治療時の被ばく線量の推定 
上顎洞癌に対する BNCT 照射を座位で行った場合の，腫瘍（GTV,CTV）お
よび照射野内に位置する皮膚の DVH を Figure 46 に示す．これらの臓器に対
する線量は，生物学的に荷重した等価線量で示した． 
 
Figure 46上顎洞癌照射時の腫瘍と皮膚の DVH 
照射野内の皮膚の最大線量が15 Gy-Eqとなる照射時間は，18.4分であった．
Figure 47 にこの照射条件下で，照射野外臓器における被ばく線量を物理的吸
収線量で算出し，DVHから体積で平均した Daverageを示した． 
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Figure 47 上顎洞癌照射時の照射野外臓器における被ばく線量 
（参考論文【43】より引用改変．算出された線量は統計的不確定性として，
最大で 5%の誤差を含む） 
 
脳腫瘍を照射した場合と比較し，照射野外臓器の吸収線量が総じて高い値
を示している．照射部位が異なるため，一概に比較できないものの，上顎洞癌
の様に座位で照射する場合，体幹部が照射口に近づくことになる．照射口が設
置されている壁から漏洩する放射線があると考えれば，座位照射に際して体
幹部の線量が上昇するのは，妥当であると考えられる． 
 
第4節 考 察 
第1項 生物学的等価線量での評価 
結果において，脳腫瘍を模擬した場合（仰臥位）の照射，および上顎洞癌を
想定した場合（座位）の BNCT 照射における照射野外臓器の被ばく線量を吸
収線量で評価した．ここで，より BNCT の臨床に則した条件とするため，
Tsukuba-Planの機能を用いて，生物学的等価線量で算出することを試みる．第
2章で述べた通り，Tsukuba-Planでは，JCDSの場合と異なり（JCDSでは，腫
瘍，皮膚，正常軟部組織で設定可能），臓器ごとに CBEやホウ素薬剤の濃度を
設定できるように開発している（Figure 48）． 
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Figure 48 Tsukuba-Planの生物学的線量設定画面 
  本機能により，照射野外臓器ごとに生物学的等価線量の算出が可能である．
照射野外臓器の生物学的等価線量を算出するためには，照射野外臓器の CBE
およびホウ素薬剤の濃度を設定する必要がある．そこで，Table 6 の様に照射
野外臓器について，BPAに対する CBEと濃度を仮定した． 
 
Table 6 照射野外臓器に対して仮定した BPAに対する CBEと濃度設定値 
臓器 CBE ホウ素濃度(ppm) 
甲状腺 1.35 24 
肺 2.3 24 
心臓 1.35 24 
脊髄 1.35 24 
肝臓 4.25 24 
肺および肝臓に対する BPA の CBE は，Sakurai らが京大原子炉実験所での
BNCT の際に使用している論文値【45】を，脊髄に対する BPA の CBE は，
Nakaiらが JRR-4のビームに対して想定した値【37】を用いた．一方，甲状腺
および心臓に対する CBEは，検索した限り見つけ得ることができないため，
正常軟部組織と同値である 1.35を仮定した．また，各臓器の BPA濃度につい
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ても，正常軟部組織と同値であると仮定した．これらの仮定により算出された，
脳腫瘍照射時の生物学的等価線量ベースでの照射野外臓器の被ばく線量を，
DVHとして Figure 49に示す．また，DVHから算出した，体積平均の Daverage
を Table 7 に示す．同様に，上顎洞癌照射時の照射野外臓器の被ばく線量を
Figure 50，体積平均の Daverageを Table 8に示す． 
 
Figure 49 等価線量での照射野外臓器における DVH（脳腫瘍照射時） 
（本図は参考論文【43】より引用改変） 
 
Table 7等価線量での照射野外臓器における平均線量（脳腫瘍照射時） 
臓器 CTV 甲状腺 右肺 左肺 心臓 脊髄 肝臓 
Daverage 
（Gy-Eq） 
37.5 0.36 0.13 0.23 0.11 0.23 0.05 
（算出された線量は統計的不確定性として，最大で 5%の誤差を含む） 
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Figure 50等価線量での照射野外臓器における DVH（上顎洞癌照射時） 
（本図は参考論文【43】より引用改変） 
 
Table 8等価線量での照射野外臓器における平均線量（上顎洞癌照射時） 
臓器 CTV 甲状腺 右肺 左肺 心臓 脊髄 肝臓 
Daverage 
（Gy-Eq） 
27.1 1.16 0.33 0.36 0.26 0.34 0.12 
（算出された線量は統計的不確定性として，最大で 5%の誤差を含む） 
 
仰臥位による脳腫瘍照射時の体幹部における被ばく線量は，本照射条件で
は，50～360 mGy-Eq程度となり，CTVの等価線量に対して，顕著に低値であ
った．また，座位による上顎洞癌に対する BNCT 照射の場合，照射野外臓器
の被ばく線量は，甲状腺で最も高く 1.16 Gy-Eq となり，その他の臓器では
120~360 mGy-Eqとなることが分かった． 
一方，本項ではホウ素の等価線量を算出するにあたり，CBE を用いて荷重
している．CBEは RBE算出と同様に生物学的エンドポイントによって変化す
ると考えられる．照射野外臓器の線量は，被ばく線量としての評価が重要であ
り，想定しうる影響としては確率的影響となる．そのため，急性障害や晩期障
害を基に算出された CBE値は適切でない可能性がある．今後，新たな知見が
得られることによって，より精度の高い線量評価が可能となる．  
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第2項 本章で示した結果の妥当性 
  本章では，JRR-4のビームによる BNCTを試行した際の，全身の被ばく線量
を吸収線量，および生物学的等価線量で評価した．これらの結果は，Tsukuba-
Planを用いたシミュレーションによる計算値であり，実測値ではない．JRR-4
は現在稼働していないため，実測による検証は不可能である．一方，Tsukamoto
らは，サイクロトロンから発生させた熱外中性子ビームを用いて，全身ファン
トムへの BNCT 照射を実施し，各臓器位置での線量測定の結果を報告してい
る【18】．その報告によれば，頭部に対する臨床的条件での BNCT照射におけ
る全身の臓器（甲状腺，食道，胃，肝臓，大腸，膀胱など）の被ばく線量は，
陽子電流 1 mA当り，およそ 200～800 mGy-Eq程度であり，甲状腺の被ばく線
量がもっとも高いことが示されている．Tsukamotoらによる実験では，ホウ素
の分布は考慮していないため，我々が実施した物理的吸収線量評価と近い．ま
た，被ばくに寄与する放射線は，γ 線が主であることも報告されている．
Tsukamotoらの行った実測と，我々が計算した際の照射条件は異なるため一概
には比較できないものの，熱外中性子を用いた臨床的 BNCT 照射という共通
条件下で，Tsukuba-Planが算出した照射野外臓器においても少ないながらの被
ばく線量が見られるという結果は，Tsukamotoらの実測値と比較して矛盾は無
いと考えられる． 
 
第3項 課 題 
考察において，照射野外臓器の被ばく線量を生物学的等価線量で算出する
にあたり，ホウ素薬剤に関して種々の仮定を用いている．例えば，肝臓や肺の
CBEについて他施設での CBE値を用いていること，甲状腺や心臓などの CBE
値が不明であり，正常軟部組織と同じと仮定していること，さらに，照射野外
臓器に蓄積するホウ素薬剤の集積を正常軟部組織と同じとしていることなど
である．これらの仮定についての妥当性はもとより，治療計画システムでは，
“臓器に分布するホウ素薬剤が均等であること”をベースにした線量計算を行
っている．したがって，ホウ素薬剤の分布が均等でない場合に大きな誤差を生
じる可能性がある． 
本章において目的外臓器の線量を吸収線量で評価した際には，ホウ素が存
在しない条件と仮定しているため，寄与するのは中性子および光子が人体と
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反応して生じる線量であり，これらの線量は臓器に対してまんべんなく付与
されるため問題は無い．しかし，ホウ素線量は，蓄積したホウ素濃度に比例す
るため，微視的に存在するか否かで大きな線量差を生じることとなる．これは，
BNCT における生物学的等価線量による線量評価全般に当てはまる事項であ
る．そのため，今後 BNCT 研究において望むべき知見は，臓器内におけるホ
ウ素薬剤濃度の不均一性（微視的分布）の解明である．また，BNCTの普及が
進み，照射野外の体幹部臓器についても研究が一層進むことで，照射野外臓器
に対するホウ素薬剤の集積や CBEなどが，より詳細になることが期待できる．
それらの結果を Tsukuba-Plan に反映させることで，より正確な BNCT におけ
る全身線量評価が可能になると予測される． 
 
   本章で示したように，BNCT の線量評価が物理的吸収線量および生物学的
等価線量で評価できるプラットフォームを整備したことの意義は大きい．例
えば，BNCT照射場において実測による線量測定を行う場合は，物理的吸収線
量は測定しやすいため，非常に都合が良い．一方，BNCTと他の放射線治療（例
えば X 線）を組み合わせた治療がなされるような場合【39】には，生物学的
等価線量で示された方が意義深い． 
現在，Tsukuba-Plan は X 線および陽子線治療での線量評価も可能となるよ
うに開発中であるが，これが実現されれば，BNCTを含む放射線治療の線量を，
被ばくを含めて包括的に管理することができる可能性がある． 
 
第5節 小 括 
  本章において，現在新たに開発中である BNCT用治療計画システム Tsukuba-
Plan を用いて，照射野外臓器に対する被ばく線量の評価を全身にわたって実
施した．Tsukuba-Planは，大量の CT画像を読み込むことができ，詳細な計算
モデルであるボクセルモデルを出力することが可能である．また，臓器毎に
CBE やホウ素薬剤集積濃度などを設定できることから，各患者の照射条件に
合わせて，被ばく線量の評価が可能である．さらに，患者の CT画像を基にし
た正確な計算モデルを用いて，“治療計画の立案と同時に”，“患者固有の照射
条件で”，被ばく線量評価を実施できる可能性が示され，今後非常に有用なツ
ールとなり得ることが示唆された． 
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研究のまとめ 
第 1 章では，近年がん細胞を選択的に攻撃する次世代型放射線治療として
注目されつつある BNCT について要約するとともに，放射線治療に伴う被ば
く線量への関心の高まりについてまとめた．放射線治療に伴う被ばく線量は，
放射線照射に伴う二次発がんのリスクや，体内に留置されたペースメーカー
等の医療機器への影響など，多くの報告がなされるようになっており，BNCT
においても今後重要なトピックとなり得る．一方，BNCTでは従来から線量計
算にMonte Carlo計算が用いられていたため，広範囲の線量評価は計算に要す
る時間との兼ね合いから困難であった．また，BNCT における線量測定には
数々の課題があり，被ばく線量を算出する困難さも潜在していることも示し
た． 
このようななか，現在開発中の治療計画システム“Tsukuba-Plan”を用いるこ
とで，広範囲かつ高速の線量計算を実施でき，臓器ごとの線量を，CT画像を
ベースとして構築された精密な計算モデルを用いて，吸収線量または生物学
的等価線量で評価できる可能性があることを述べた． 
 
第 2章では，Tsukuba-Planの機能を用いて照射野外における目的外線量評価
を行うための予備的な評価を行った．Tsukuba-Planが BNCTにおける線量評価
を正確に実行できることを確認するため，過去に行われていた線量評価シス
テム：JCDSと Tsukuba-Planの出力する結果を比較した．BNCTの線量は，治
療計画システムと線量計算エンジンとの組み合わせによって決定される．そ
こで，まず線量計算エンジンの要素ごとの違いを検証した．線量計算エンジン
の要素として，核データの違い，計算コードの違い，計算モデルの違いについ
て簡易的なファントム（軟部組織で均一）を用いた評価を実施した．核データ
を，JCDS で用いられていた ENDF/B から JENDL に変えた場合，中性子束，
光子束の挙動は一致したが，線量を導出する際に，窒素に由来する線量のみが
最大 5.9%異なることを明らかにした．しかし，この差が総線量に占める割合
は大きくなく，およそ 1.5％程度の差であることを確認した． 
線量計算コード PHITSと現在開発中の MCTKBとの比較において，中性子
束，光子束が一致することを明らかにした．また，計算モデルとしてボクセル
モデルを用いた場合と，用いない場合との比較においても同様に，中性子束，
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光子束ともに同じ挙動を示すことを確認した． 
次に，治療計画システム全体としての違いを検証するため，JCDSにおける
線量計算エンジンの組み合わせ（PHITSと ENDF/BⅦ）と，Tsukuba-Planにお
ける組み合わせ（MCTKBと JENDL）とで，脳腫瘍を模擬した頭部ファントム
における比較を行った．同じ CT 画像に対し，まったく同じ ROI を JCDS と
Tsukuba-Plan内に定義し，照射角度やビーム口から標的までの距離などの条件
を揃え，線量評価を実施した結果，DVH が一致することを確認した．これに
よって，Tsukuba-Plan を用いた線量評価が，JCDS と比較して妥当であること
を明らかにした． 
 
  第 3章では，Tsukuba-Planと全身ファントムを用いて，詳細な計算モデルで
あるボクセルモデルベースで，照射野外臓器に対する BNCT 治療時の被ばく
線量を評価した．評価は，脳腫瘍を想定した仰臥位と，上顎洞癌を想定した座
位とで行った．照射野外臓器に付与される吸収線量ベースでの被ばく線量は，
CTV に近いほど高く，その寄与は γ 線が主であることを示した．また，座位
による照射では，体幹部がビーム上流側に近づくことになるため，体幹部にお
ける被ばく線量が高まる傾向も同時に明らかにした．さらに，照射野外臓器に
対するホウ素薬剤の分布を仮定した生物学的等価線量での評価によって，脳
腫瘍照射時の照射野外臓器の平均被ばく線量が 50～360 mGy-Eq，上顎洞癌照
射時が同じく，120～1160 mGy-Eq程度と推測された．さらに本手法で算出さ
れた結果が，これまで報告された熱外中性子ビームでの実測値と比較し，大き
く矛盾がないことも示した． 
  BNCT における照射野外臓器における被ばく線量を治療計画システムで評
価するためには，大量の CT画像を読み込み，詳細な計算モデルを構築する機
能があること，高速なMonte Carlo計算が実行できること，臓器毎にホウ素薬
剤の集積濃度や CBEなどの生物学的荷重係数が設定できることなどが必要で
ある．Tsukuba-Planは，並列計算機に搭載した Monte Carlo計算コードと融合
させることで，これらの条件を満たし，医療画像をベースとした，患者固有の
照射条件下での目的外線量評価が可能であることが示された． 
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今後の展望 
  Tsukuba-Plan は BNCT 用治療計画システムとして開発中であるが，Monte 
Carlo計算コードの持つ多機能性を活用し，さまざまな評価が可能である．例
えば，歯冠の放射化量を評価することによって，より詳細な被ばく線量を評価
することも可能であるし，BNCTと他の放射線治療（X線，陽子線など）を組
み合わせた治療を実施した際の線量について，包括的な評価を行うことも可
能である． 
今回実施した Tsukuba-Planを用いた物理的・生物学的線量評価については，
実測値との比較は均質なファントム内の中心軸上で評価したのみである．実
際に人体に照射された線量評価を行うためには，算出された計算値を，より広
範囲にわたって取得された実測値と比較することが重要となる．しかしなが
ら，本研究で評価対象とした JRR-4は現在稼働していないため，実測による評
価を行うことはできなかった．そのため，本システムで算出した照射野外臓器
における被ばく線量はあくまで推定値に過ぎない． 
そのため，現在 iBNCTプロジェクトで開発中の加速器が完成した後は，よ
り広範囲にわたる多くの線量測定を行い，Tsukuba-Planにフィードバックする
ことが必要となる．ただし，BNCTにおける線量測定は，中性子と光子が混合
する照射場において行う必要があり，技術的に多くの困難が伴う．今後，BNCT
の普及を目指すにあたっては，これまで以上に測定技術を洗練させ，物理的吸
収線量および生物学的等価線量について，精度良く測定できる技術が必要と
なる．それらの技術と Tsukuba-Planを融合させることによって，新しい BNCT
の線量評価システムが確立していくものと考えられる． 
  また，BNCTにおける線量評価に関しては，人体中でのホウ素薬剤の挙動
などに関し，生物学的知見から得られたデータを物理的な技術として取り込
んでゆくべきであり，それによってより正確な放射線治療としての礎を築い
てゆけるものと考えられる． 
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